
Die Kenntnis der Steifigkeitskoef-
fizienten lebenden Gewebes ist
von großer Wichtigkeit für die me-
dizinische Diagnostik und die gra-
phische Simulation weicher biolo-
gischer Gewebe. In der Medizin
deuten Verhärtungen und Aufwei-
chungen auf pathologische Be-
funde. Die Qualität einer graphi-
schen Simulation weicher Gewe-
be ist an die Wirklichkeitstreue
der Darstellung gebunden, die
entscheidend durch deren elasto-
dynamisches Verhalten bedingt
ist. Mit der Kombination eines
Eingabegerätes und der Simulati-
onssoftware können beispiels-
weise Chirurgen ausgebildet und
trainiert werden (Karlsruher En-
doskopie-Trainer [1]). In Abbil-
dung 1 ist eine Simulationsszene
einer minimal invasiven Operati-
on in der Gynäkologie mit zwei
chirurgischen Instrumenten dar-
gestellt.

Für die Bestimmung der Steifig-
keitskoeffizienten eines Materials
ist es allgemein üblich, ein Prüf-
stück statisch oder dynamisch zu
belasten oder zu deformieren und
die Materialantwort gleichzeitig
zu messen. Die Kennlinie, die
sich aus dem Belastungs-Ant-
wortverhalten ergibt, wird zur
Charakterisierung des mechani-
schen Verhaltens eines Materials
herangezogen. Die mechani-
schen Eigenschaften lebenden
biologischen Gewebes unter-
scheiden sich jedoch von denen
aus dem Körper entnommenen
Gewebes. Wird biologisches Ge-
webe aus dem natürlichen, phy-
siologischen Verbund entfernt
und von der Blut- und der
Nervenversorgung getrennt, än-

dern sich die elastodynamischen
Materialeigenschaften erheblich.
Messungen an aus dem Organ-
verbund geschnittenem Gewebe
können mit Messungen an leben-
dem Gewebe in der Regel nicht
verglichen werden. Die Bestim-
mung mechanischer Organeigen-
schaften ist daher nicht- oder mi-
nimal-invasiv durchzuführen. Bis-
her bekannte nichtinvasive Ver-
fahren zur Messung der elasti-
schen Eigenschaften von biologi-
schem Gewebe nutzen dessen
Verhalten auf mechanische Pulse
oder niederfrequente Schwingun-
gen, die von außen in das Mess-
objekt eingebracht werden. Diese
Verfahren liefern aber entweder
nur qualitative Ergebnisse oder
nur sehr ungenaue Messwerte [2],
[3], [4], [5], [6].

Der hier vorgestellte neue Ansatz
baut auf der Theorie auf, dass die
Geschwindigkeit der sich in
einem Material ausbreitenden
Schallwellen von dessen Elasti-
zität abhängt. In der technischen
Mechanik ist dieser Zusammen-
hang hinreichend bekannt. Diese
Arbeit untersucht die Möglichkei-
ten der Transformation und An-
wendung dieser Gesetze auf die
mechanischen und akustischen
Eigenschaften lebenden biologi-
schen Gewebes. Dafür wurden
die akustischen und die mechani-
schen Eigenschaften biologi-
scher Gewebe in einer großen
Zahl von Experimenten gleichzei-
tig gemessen und anschließend
miteinander verglichen [7]. 

Die akustischen Gewebeeigen-
schaften können mit einem hier
vorgestellten Verfahren nichtinva-
siv gemessen werden, das auf
der Kombination der Ultraschall-

technik mit einem zweiten radio-
logischen Diagnosesystem be-
ruht. Für die Entwicklung dieses
Verfahrens wurde die Ausbrei-
tung von Ultraschall in geschich-
teten Materialien simuliert.

Die Christoffel-Gleichung (1) be-
schreibt einen Zusammenhang
zwischen den elastischen Mate-
rialkennwerten und der Schallge-
schwindigkeit einer sich in dem
Material ausbreitenden Schall-
welle. Sie beruht auf den mecha-
nischen Grundgleichungen und
ergibt sich durch Einsetzen des
linearen Hookeschen Gesetzes
in Newtons zweite Bewegungs-
gleichung und unter Verwendung
der Beschreibung einer sich aus-
breitenden, harmonischen, ebe-
nen Welle. Sie gilt allgemein für
anisotrope, rein elastische Me-
dien [8].
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Abb. 1: Visualisierung einer Gynäkologie-
szene bei der Simulation einer minimal in-
vasiven Operation mit dem „Karlsruher
Endoskopietrainer“.
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Cijkm: adiabatischer, anisotro-
per Elastizitätstensor, 

nj, nm: Einheitsvektoren der Aus-
breitungsrichtungen, 

ρ: Gewebedichte, 

cSchall: Phasengeschwindigkeit 
des Schalls, 

δik: Kronecker-Symbol und 

Uk: Einheitsvektor der 
Richtung der Teilchen-
verschiebung

Der Zusammenhang zwischen
mechanischen Materialeigen-
schaften und akustischen Para-
metern kann in einem phänome-
nologisches Modell formuliert wer-
den (2). Darin fließen Kenntnisse
über alle Eingangs- und Aus-
gangsgrößen ein. Die Eingangs-
größen sind Schallgeschwindig-
keit (cSchall), Belastungsart (vLast),
Temperatur (T) und Materialart.
Die Ausgangsgröße ist eine Funk-
tion aus Materialkennwerten und
Parametern der Belastungs-De-
formations-Randbedingungen.

Die Ergebnisse der Messreihen im
experimentellen Teil der Arbeit
zeigen, inwieweit nichtlineare 
und zeitabhängige Materialeigen-
schaften bei der Modellbildung
berücksichtigt werden müssen. 

Für die nichtinvasive Messung
der Schallgeschwindigkeit eines
lebenden Gewebes wird in dieser
Arbeit die Kombination zweier
bildgebender Verfahren vorge-
schlagen, von denen mindestens
eines auf Ultraschall basiert. Für
die Berechnung der Schallge-
schwindigkeit werden die Trans-
ferzeit durch das Messobjekt und
die Länge des Schallstrahlen-
gangs mit radiologischen Mess-
systemen erfasst. Die Transfer-
zeit des Schallstrahls durch ein
Prüfobjekt wird aus der Echofolge
des Ultraschallgerätes gewonnen.
Die Echosequenz liegt in Form
von B-Bilddaten eines medizini-

schen Ultraschallgerätes vor. In
Abbildung 2 ist links das Mess-
prinzip skizziert.

Ein Schallstrahl wird an beiden
Grenzflächen des Prüfmediums
reflektiert. Aus der zeitlichen Dif-
ferenz der am Empfänger eintref-
fenden Echos ist die Laufzeit
durch das Medium bekannt. Die
Hinzunahme einer tomographi-
schen Aufnahme dient der Ermitt-
lung des Strahlenganges. Aus
der Länge des Strahlenganges
und der Laufzeit ist die Schallge-
schwindigkeit bestimmt.

Ein Programm zur Simulation der
Ausbreitung von Ultraschall ist im
Rahmen der vorliegenden Arbeit
für die Sammlung von Erfahrun-
gen und Entwicklung von Techni-
ken im Umgang mit echographi-
schen Systemen erstellt worden.
Besondere Berücksichtigung fan-
den dabei die Verfahren der Bild-
gebung bei medizinischem Ultra-
schall in biologischen Medien. Für
die Simulation werden Formen
und Lagen von Regionen vorge-
geben, denen gemittelte Parame-
ter für Materialdichte, Schallge-

Nichtinvasive 
Schallgeschwindigkeits-
messung

σ = f (ε, c ,Schall, vLast T, Material) (2)(Cijkm ni nm – ρc2
Schall δik)Uk = 0 (1)
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Abb. 2: links: Prinzip der nichtinvasiven Messung der Schallgeschwindigkeit, rechts: Überlagerung
zweier Bilder aus einem medizinischen Ultraschallsystem zur nichtinvasiven Schallgeschwindig-
keitsmessung.
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schwindigkeit und Schallwel-
lendämpfung zugeordnet sind.
Der Schallstrahl beginnt an einem
Übertrager und pflanzt sich nach
den Regeln der Schallausbreitung
fort. An Grenzlinien entstehen ge-
brochene und reflektierte Schall-
strahlen, die sich dann erneut im
Medium ausbreiten. Gelangen die
simulierten Schallwellen an einen
Empfänger, werden deren Lauf-
zeit und Amplitude aufgezeichnet.
Je nach Ankunftszeit und Amplitu-
de am Empfänger wird ein Echo-
signal mit Tiefe und Grauwert im
Schallbild dargestellt. Mit einer
Markierung auf der Schallbildseite
und einem beweglichen Markie-
rungspunkt auf der Strahlengang-
seite wird eine Beziehung zwi-
schen zwei Echozeiten und einer
Schicht hergestellt. Die Schallge-
schwindigkeit in der Schicht wird
durch Bestimmung der zum ein-
fallenden Strahl parallel wirksa-
men Schichtdicke und der Diffe-
renz der Echozeiten berechnet
und dargestellt. Abbildung 3 zeigt
eine Visualisierung der Schallaus-
breitungssimulation. 

Für die Ermittlung der Schallge-
schwindigkeit aus Echo- und
Pfadinformation ergeben sich
Schwierigkeiten bei der eindeuti-
gen Zuordnung der Grenzen ei-
ner Materialschicht zu deren
Echosignalen. Das Ultraschallbild
weist neben der geometrischen
Verzerrung durch die systemseiti-
ge Annahme einer konstanten
Schallgeschwindigkeit auch
Schallschatten und Echoverstär-
kungen auf, wodurch eine ge-
naue Messung der Echosignal-
zeiten erschwert wird. Insbeson-
dere in der Nähe von Grenz-
flächen mit einem sehr hohen
Schallimpedanzgradienten (Än-

derung der Schallgeschwindig-
keit und der Materialdichte) sind
parasitäre Effekte zu beobach-
ten. Die Phänomene beeinträchti-
gen die gemessene Echolaufzeit.
Es ist daher darauf zu achten,
dass die Messung in Regionen mit
geringer Schallimpedanzvariation
durchgeführt wird. Allerdings sind
Schallimpedanzgradienten für
das Entstehen von Echos an
Grenzflächen erforderlich.

Liegen dünne Schichten in der
Nähe des Ultraschallwandlers,
entstehen Mehrfachechos, die
sich allen anderen Echos überla-
gern. Die exakte Rekonstruktion
einer Grenzschicht aus den
Echos ist dann nicht mehr ohne
weiteres möglich.

Eine im Rahmen dieser Arbeit er-
stellte Software zur Überlagerung
von Bilddaten aus verschiedenen
bildgebenden Systemen ermög-
licht die Durchführung einer
nichtinvasiven Schallgeschwin-
digkeitsmessung in lebendem

Gewebe. Das eingesetzte Ver-
fahren zeichnet sich dadurch aus,
dass es ausschließlich bildgeben-
den Ultraschall verwendet.

Ein bildgebendes medizinisches
Ultraschallsystem gibt bei der
Messung von Echotiefen ein geo-
metrisch axial verzerrtes Bild des
Körperinneren wider, da sich die
Schallgeschwindigkeiten der ver-
schiedenen Schichten unter-
scheiden, für die Bildgebung aber
als konstant angenommen wer-
den. Dieser Zusammenhang
kann für die Messung der Schall-
geschwindigkeit genutzt werden.
Der Betrag der lokalen Verzer-
rung im Schallbild entspricht der
Abweichung der lokalen Schall-
geschwindigkeit von der im Ultra-
schallsystem als konstant ange-
nommenen. Die tomographische
Information kann durch ein zwei-
tes Ultraschallbild, das senkrecht
zum ersten aufgenommen wurde
(siehe Abbildung 2, rechts), ge-
wonnen werden.
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Abb. 3: Graphische Visualisierung der Simulation von akustischen Wellen.
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Die Software führt die Daten
zweier Bilder aus medizinischen
diagnostischen Systemen unter
Berücksichtigung der räumlichen
Lage des jeweiligen Messinstru-
ments zusammen. Es sind Funk-
tionen zur interaktiven Skalierung
implementiert, die die Berech-
nung der Schallgeschwindigkeit
nach dem oben genannten Prin-
zip ermöglichen. In Abbildung 4
ist die Schallbildüberlagerung ge-
zeigt.

Die Messung an der leben-
den, menschlichen Niere ergab
eine Schallgeschwindigkeit von
1571,86 m/s. Die in-vivo-Mes-
sung der menschlichen Leber lie-
ferte eine Schallgeschwindigkeit
von 1594,37 m/s. In der Literatur
ist die Schallgeschwindigkeit der
Niere des lebenden Menschen
mit 1560 ± 1,8 m/s und die der
Leber mit 1593 ± 46 m/s ange-
geben [9]. 

Die mechanischen Eigenschaften
tierischen Gewebes wurden mit
statischen und dynamischen
Prüfverfahren getestet. Gleich-
zeitig wurde jeweils die Schallge-
schwindigkeit gemessen und auf-
gezeichnet. In einer stationären
Anordnung wurden Messungen
mit präziser Vorgabe der Bela-
stungsfunktion durchgeführt. Ei-
ne mobile Prüfeinrichtung ermög-
lichte Messungen während
Schlachthofbetriebs an frisch ge-
schlachteten Tieren und im expe-
rimentellen Tier-Operationssaal
an lebenden Organen von
Schweinen in natürlicher Lage

und Funktion. Die Messreihen
beschränken sich auf weiche bio-
logische Organe, deren Begren-
zungen durch medizinische bild-
gebende Diagnosesysteme er-
kannt werden können. In Abbil-
dung 5 ist das Messprinzip sche-
matisch dargestellt.

Eine Gewebeprobe wird zwi-
schen zwei Spannbacken gelegt.
Das Gewebe wird dann mit unter-
schiedlichen Belastungsarten de-
formiert. Es werden Deformation,
Ultraschalltransferzeit und die auf
die Spannbacken wirkende Kraft
gemessen. Aus diesen Werten
werden anschließend die Größen
Schallgeschwindigkeit, Dehnung
und Spannung berechnet. 

Bei der mobilen Einrichtung über-
nimmt eine digitale Schieblehre
die Messung der Prüflänge. Sie
liefert eine hohe Messgenauigkeit
über einen großen Messbereich
und stellt gleichzeitig eine stabile
und präzise Linearführung für
den Druckversuch dar. An die
Messschenkel der Schieblehre
sind eine 100 N Kraftmessdose
und jeweils ein Ultraschallwand-

Experimente 
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Abb. 4: Nichtinvasive Messung der Schall-
geschwindigkeit an lebenden, mensch-
lichen Organen.
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Abb. 5: Messprinzip für die gleichzeitige Messung der elastischen und akustischen Materialeigen-
schaften.



ler befestigt. Die Schallwandler
sind koaxial gegenüberliegend
angeordnet. Sie dienen gleichzei-
tig als Spannbacken für den
Druckversuch. Das für diese Ex-
perimente entwickelte und für die
Schallgeschwindigkeitsbestim-
mung eingesetzte Ultraschall-
gerät nutzt die “Sing-Around” -
Methode [10]. Dabei wird ein
Schallimpuls an einem Sender in
das Material eingeleitet, der sich
im Medium ausbreitet. Trifft der
Impuls auf einen gegenüberlie-
genden Empfänger, wird ein neu-
er Schallimpuls am Sender aus-
gelöst. Aus der Frequenz des
sich immer wiederholenden Vor-
ganges kann die Transferzeit des
Schalls durch das Material mit
hoher Genauigkeit bestimmt wer-
den. Die Schallgeschwindigkeit
ergibt sich aus dieser Transferzeit
und dem Abstand der gegenüber-
liegenden Ultraschallwandler.

Insgesamt wurden über 500
Messreihen an Proben von
Schweinen und Rindern aufge-
zeichnet. Die Vorgeschichte der
Proben war größtenteils bekannt.
Die Versuche mit der mobilen
Prüfeinrichtung waren auf Druck-
versuche beschränkt. Die Aus-
wertung erfolgte mit parametri-
schen Regressionsverfahren der
kleinsten Fehlerquadrate und gra-
phischen und analytischen Korre-
lationsuntersuchungen. Es erga-
ben sich folgende Ergebnisse:

● Die gemessenen Schallge-
schwindigkeiten sind ähnlich
zu den in der Literatur angege-
benen Werten. Die Schallge-
schwindigkeit in Fettgewebe
ist deutlich geringer als die an-
derer Gewebearten.

● Alle Kennlinien der Bela-
stungsversuche weisen nichtli-
neares Kurvenverhalten auf.
Die Kurvenform der Bela-
stungskennlinien ist bis 60%
Stauchung organspezifisch
ähnlich (siehe Abbildung 6).
Alle gemessenen Kurven wei-
sen einen linearen Bereich bis
15% Stauchung auf und zei-
gen eine große Hysterese.
Weder die Kurvenform der
Kennlinien noch deren Stei-
gungen im Ursprung zeigen ei-
ne Abhängigkeit von der
Stauchgeschwindigkeit.

● Es wurden deutliche Verände-
rungen der mechanischen Ma-
terialeigenschaften post mor-
tem zu denen in vivo festge-
stellt. Generell waren die Or-
gane im lebenden Organismus
weicher. Die gemessene
Schallgeschwindigkeit zeigte
zwischen den beiden Zustän-
den jedoch keine wesentliche
Veränderung. Die Einflüsse
durch Temperaturabfall und
Gerinnung des Blutes sind
aufgrund der kurzen zeitlichen
Abständen zwischen den Mes-
sungen (wenige Minuten nach
Eintritt des Todes) vernachläs-
sigbar.

● Durch die in dieser Arbeit ein-
gesetzten Prüfeinrichtungen
und -methoden und der getrof-
fenen Auswahl der Proben ist
kein allgemeiner Zusammen-
hang zwischen Schallge-
schwindigkeit und elastischen
Eigenschaften zu erkennen
gewesen. Die Messwerte und
Ergebnisbereiche zeigen große
Streuungen, die nicht auf
Messfehler der Messinstru-
mente zurückzuführen sind.

Ebenso war die Empfindlich-
keit der Prüfgeräte ausrei-
chend. Die Zahl der Versuche
lässt verallgemeinernde Aussa-
gen über die betrachteten Ge-
webearten zu. Es wurden aus-
schließlich diejenigen Ein-
flussgrößen für die Erstellung
eines akustomechanischen
Modells berücksichtigt, die in
einer angestrebten nichtinva-
siven Messmethode bestimmt
werden können. Es hat sich
gezeigt, dass für die Aufstel-
lung eines allgemeinen Mo-
dells Einflussgrößen zu
berücksichtigen sind, die nur
invasiv ermittelt werden kön-
nen.

In Abbildung 7 sind die gemesse-
nen Bereiche der Schallge-
schwindigkeiten und der Steigun-
gen der Kurven im Ursprung der
Spannungs-Stauchungs-Dia-
gramme gezeigt. Innerhalb der
Bereiche ergaben die Korrelati-
onsuntersuchungen keinen Zu-
sammenhang zwischen Schall-
geschwindigkeit und Ursprungs-
tangentensteigung.
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Abb. 6: Organspezifische Kurvenformen
der Spannungs-Stauchungs-Diagramme.
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Die neuen Aspekte der hier unter-
suchten Messmethode sind die
Betrachtung und Evaluierung des
Zusammenhanges zwischen den
mechanischen Eigenschaften und
der Schallgeschwindigkeit wei-
cher biologischer Gewebe und der

Vorschlag einer nichtinvasiven
Messung der Schallgeschwindig-
keit mit multimodalen, bildgeben-
den Diagnosesystemen.

Mit den Ergebnissen der in dieser
Arbeit durchgeführten Messrei-
hen ist festgestellt worden, dass
die mechanischen Eigenschaften
von weiteren Einflussgrößen ab-

hängen. Es wurde beispielsweise
beobachtet, dass der Durchblu-
tungszustand von entscheiden-
der Bedeutung für die mechani-
schen Materialkenngrößen ist.
Für den Betrag der Schallge-
schwindigkeit sind dagegen die
Anteile der Materialkomponenten
maßgeblich verantwortlich. 

Die Organform und -lage im me-
chanischen Verbund der Gewebe
hat ebenfalls einen großen Ein-
fluss auf das mechanische Ver-
halten. Allein die Messung der
Schallgeschwindigkeit eines Ma-
terials kann aber die Abhängig-
keit von diesen Eigenschaften
nicht berücksichtigen. Es hat sich
gezeigt, dass für die Aufstellung
eines allgemeinen akustomecha-
nischen Modells im Sinne dieser
Arbeit Einflussgrößen zu berück-
sichtigen sind, die mit gegenwär-
tig verfügbaren, nichtinvasiv ar-
beitenden, medizinischen Dia-
gnosesystemen nicht gemessen
werden können.

Fazit
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Abb. 7: Gemessene Bereiche der Schallgeschwindigkeit und der elastischen
Eigenschaften post mortem (nach dem Tode) und in vivo (im lebenden Körper)
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